Modelação do aquecimento de células por radiação laser: aplicação a sistemas de libertação prolongada de medicamentos by Vilhena, Henrique Faria Blanc de
  
UNIVERSIDADE DE LISBOA 
FACULDADE DE CIÊNCIAS 
DEPARTAMENTO DE FÍSICA  
 
 
MODELAÇÃO DO AQUECIMENTO DE 
CÉLULAS POR RADIAÇÃO LASER: 
APLICAÇÃO A SISTEMAS DE 
LIBERTAÇÃO PROLONGADA DE 
MEDICAMENTOS 
 
Henrique Faria Blanc de Vilhena 
 
MESTRADO EM ENGENHARIA FÍSICA 
 
2011 
  
UNIVERSIDADE DE LISBOA 
FACULDADE DE CIÊNCIAS 
DEPARTAMENTO DE FÍSICA  
 
 
MODELAÇÃO DO AQUECIMENTO DE 
CÉLULAS POR RADIAÇÃO LASER: 
APLICAÇÃO A SISTEMAS DE 
LIBERTAÇÃO PROLONGADA DE 
MEDICAMENTOS 
 
Henrique Faria Blanc de Vilhena 
 
MESTRADO EM ENGENHARIA FÍSICA 
Dissertação orientada pelo Prof. João Pinto Coelho 
2011 
  
 
Agradecimentos 
 
   Este projecto não teria sido realizado se não fosse a preciosa ajuda de várias pessoas 
que, de uma maneira ou de outra, permitiram que o trabalho de vários meses se 
concretizasse na presente dissertação. 
   Em primeiro lugar gostava de agradecer ao meu orientador, Prof. João Pinto Coelho, 
cuja dedicação, paciência e incansável apoio permitiram ultrapassar os inevitáveis 
obstáculos inerentes a um projecto desta natureza. Ao Prof. José Manuel Rebordão 
que me sugeriu o tema e incitou o meu interesse no fascinante campo da biofotónica. 
As suas breves mas pertinentes intervenções e sugestões foram de particular 
relevância na elaboração de um estudo verdadeiramente científico. 
   Agradeço igualmente à Prof.ª Catarina Pinto Reis pelo seu apoio na apresentação do 
nosso trabalho no 1º Simpósio Nacional de Nanociência e Nanotecnologia Biomédica, 
ao Nuno Ribeiro e André Martins que me permitiram treinar apresentações num 
ambiente bastante informal e a todos os meus colegas do Laboratório de Óptica Lasers 
e Sistemas (LOLS) pelo seu apoio e boa disposição. 
   Um especial agradecimento aos meus pais e irmãs pelo seu apoio e paciência ao 
longo de todo o meu percurso académico. Sem eles nunca teria chegado a onde estou. 
  E a todos os que menos directamente me foram úteis neste longo caminho e que não 
cheguei a mencionar, um grande abraço! 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 ii 
 
Índice 
 
Índice................................................................................................................................. ii 
Índice de figuras................................................................................................................iv 
Índice de tabelas ..............................................................................................................vii 
Resumo ............................................................................................................................. 1 
Abstract............................................................................................................................. 2 
Lista de acrónimos ............................................................................................................ 3 
1 – Introdução................................................................................................................... 4 
2 – Fundamento teórico ................................................................................................... 6 
2.1 – Sistemas de libertação prolongada de medicamentos  ....................................... 6 
2.1.1 – Lipossomas.................................................................................................... 8 
2.2.2 – Nanopartículas de polímeros...................................................................... 11 
2.2.3 – Nanopartículas de ouro .............................................................................. 12 
2.2 – Pinças ópticas..................................................................................................... 13 
2.3 – Libertação por radiação laser ............................................................................ 16 
2.4 – A interacção de um feixe laser com a matéria .................................................. 17 
2.5 – Aproximação gaussiana do feixe laser............................................................... 18 
2.6 – Trabalhos anteriores .......................................................................................... 19 
3 – Construção dos modelos  .......................................................................................... 20 
3.1 – Método dos elementos finitos........................................................................... 21 
3.2 – COMSOL Multiphysics™ ..................................................................................... 24 
3.3 – Modelos ............................................................................................................. 25 
3.3.1 – Lipossomas.................................................................................................. 25 
3.3.2 – Partículas poliméricas ................................................................................. 36 
3.3.3 – Partículas de ouro ....................................................................................... 39 
4 – Resultados e discussão ............................................................................................. 42 
4.1 – Lipossomas ......................................................................................................... 42 
4.2 – Partículas Poliméricas ........................................................................................ 48 
4.3 – Partículas de ouro .............................................................................................. 52 
5 – Conclusão .................................................................................................................. 57 
Bibliografia ...................................................................................................................... 59 
 iii 
 
 
 iv 
 
 
Índice de figuras 
 
Fig. 1 – Esquema de um lipossoma................................................................................... 8 
Fig. 2 – Esquema de uma vesícula multilamelar............................................................... 9 
Fig. 3 – Fotografia microscópica de lipossomas onde são visíveis VULs, VMVs e VMLs. . 9 
Fig. 4 - Variação da permeabilidade da água com a temperatura numa membrana de 
DPPC................................................................................................................................ 10 
Fig. 5 – Representação esquemática de nanocápsulas e nanoesferas poliméricas ....... 11 
Fig. 6 – Imagem MEV de nanocápsulas de ouro porosas. A imagem realçada destas 
estruturas no canto superior direito foi obtida por MET ............................................... 13 
Fig. 7 – Representação simplificada da origem da força de dispersão através de uma 
aproximação de óptica geométrica ................................................................................ 14 
Fig. 8 - Representação simplificada da origem da força de gradiente através de uma 
aproximação de óptica geométrica quando o índice de refracção da partícula é 
superior ao do meio circundante ................................................................................... 15 
Fig. 9 - Representação simplificada da origem da força de gradiente através de uma 
aproximação de óptica geométrica quando o índice de refracção da partícula é inferior 
ao do meio circundante .................................................................................................. 15 
Fig. 10 – Feixe focado por uma lente.............................................................................. 19 
Fig. 11 – Exemplo de uma rede (ou malha) numérica com os elementos de rede e 
nodos devidamente numerados..................................................................................... 22 
Fig. 12 – Esquema de um lipossoma irradiado por um feixe laser. σ0 representa a 
largura mínima do feixe. ................................................................................................. 26 
Fig. 13 – Modelo geométrico de um lipossoma num meio aquoso. A geometria 
utilizada é axissimétrica com coordenadas cilíndricas. A área rectangular na qual se 
encontra o lipossoma foi assim delimitada de modo a obter uma malha numérica mais 
refinada nessa área do que no resto da geometria. O lipossoma possui um diâmetro de 
20 µm e a área de simulação prolonga-se até 1 mm. .................................................... 27 
Fig. 14 – Variação de calor por unidade de volume num lipossoma de 20 µm de 
diâmetro com dimensão do “spot” 0,8 µm e potência irradiada de 255 mW. .............. 28 
Fig. 15 – Scalar Expressions inseridas no COMSOL™. ..................................................... 29 
Fig. 16 – Constantes inseridas no COMSOL™. ................................................................ 29 
Fig. 17 – Subdomain Expressions inseridas no COMSOL™. No lado esquerdo 
seleccionam-se os subdomínios e a cada um deles inserem-se as equações 
características desses subdomínios, neste caso, o valor do coeficiente de absorção a.30 
 v 
 
Fig. 18 – Definição das propriedades dos subdomínios no COMSOL™. No lado esquerdo 
são seleccionados os subdomínios ................................................................................. 31 
Fig. 19 – Condições de fronteira no modelo do lipossoma. ........................................... 32 
Fig. 20 - Definição das condições de fronteira no COMSOL™. As fronteiras devidamente 
numeradas são seleccionadas no lado esquerdo da janela. A condição Highly 
Conductive Layer está activada para as fronteiras que definem o lipossoma e os 
parâmetros termodinâmicos de uma camada composta por DPPC, assim como a s ua 
espessura foram introduzidas ........................................................................................ 34 
Fig. 21 – Secção do modelo com uma rede de elementos triangulares. Repare-se como 
como a rede é mais fina no interior do lipossoma assim como na área circundante a 
este ................................................................................................................................. 35 
Fig. 22 – Geomtetria de uma VML desenhada no COMSOL™. ....................................... 36 
Fig. 23 – Modelo geométrico de uma partícula consistindo numa esfera de sílica 
envolvida por uma camada de ouro. As esferas concêntricas em redor da partícula 
servem para refinar a malha de simulação .................................................................... 40 
Fig. 24 – Gráfico de cores mostrando a variação de temperatura num lipossoma de    
20 µm de diâmetro em suspensão numa solução aquosa quando irradiado com feixe 
laser com uma potência de 255 mW numa área circular de raio 0,8 µm. Tem-se em 
consideração a transferência de calor através da membrana lipídica. .......................... 43 
Fig. 25 - Variação de temperatura num lipossoma de 20 µm de diâmetro em suspensão 
numa solução aquosa quando irradiado com feixe laser com uma potência de 255 mW 
numa área de raio 0,8 µm. Tem-se em consideração a transferência de calor através da 
membrana lipídica. ......................................................................................................... 44 
Fig. 26 - Variação de temperatura na superfície do lipossoma sem considerar a 
transferência de calor através da membrana lipídica. Comparação com resultados 
experimentais obtidos na literatura ............................................................................... 45 
Fig. 27 – Variação de temperatura na superfície do lipossoma considerando a 
transferência de calor através da membrana lipídica para diferentes potências do feixe 
laser. Comparação com resultados experimentais obtidos na literatura ...................... 45 
Fig. 28 – Relação da variação de temperatura com a potência do feixe laser ao fim de 
10 s de irradiação para uma VUL. Comparação com os resultados experimentais.  ...... 46 
Fig. 29 - Relação da variação de temperatura com a potência do feixe laser ao fim de 
10 s de irradiação para uma VML. Comparação com os resultados experimentais [2]. 47 
Fig. 30 – Variação do valor máximo de temperatura na membrana com a potência do 
feixe nas mesmas condições da Fig. 27. ......................................................................... 48 
Fig. 31 - Gráfico de cores mostrando a variação de temperatura numa partícula 
constituída por PMMA de 1 µm de diâmetro num tecido composto por gordura 
subcutânea quando irradiada por um feixe laser com uma irradiância de 7kW/m2 
durante 10 s .................................................................................................................... 49 
Fig. 32 - Variação da temperatura numa partícula constituída por PMMA de 1 µm de 
diâmetro num tecido composto por gordura subcutânea quando irradiada por um 
 vi 
 
feixe laser com uma irradiância de 7kW/m2 durante 10 s ao longo da distância radial r.
 ........................................................................................................................................ 50 
Fig. 33 - Variação da temperatura numa partícula constituída por PMMA de 1 µm de 
diâmetro numa solução aquosa quando irradiada por um feixe laser com uma 
irradiância de 7kW/m2 durante 10 s ao longo da distância radial r. .............................. 51 
Fig. 34 – Variação da temperatura máxima na superfície da partícula num tecido 
composto por gordura subcutânea com a irradiância ao fim de 10 s de irradiação ..... 51 
Fig. 35 – Gráfico de cores mostrando a variação de temperatura numa partícula 
composta por um núcleo de sílica revestido por uma camada de ouro no foco de um 
sistema de pinças ópticas com uma largura mínima de feixe de 1 µm. O feixe tem uma 
potência de 30 µW e comprimento de onda de 580 nm após uma irradiação de 10s. . 53 
Fig. 36 – Variação da temperatura numa partícula composta por um núcleo de sílica 
revestido por uma camada de ouro no foco de um sistema de pinças ópticas com uma 
largura mínima de feixe de 1 µm. O feixe tem uma potência de 30 µW e comprimento 
de onda de 580 nm após uma irradiação de 10 s........................................................... 54 
Fig. 37 – Variação da temperatura no centro da partícula nas mesmas condições das 
figuras anteriores ............................................................................................................ 55 
Fig. 38 – Variação da temperatura máxima à superfície da partícula nas condições das 
figuras anteriores ............................................................................................................ 55 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 vii 
 
Índice de tabelas 
Tab. 1 – Visão geral dos diferentes tipos de sistemas de libertação prolongada de 
medicamentos que utilizam nanotecnologia ................................................................... 7 
Tab. 2 – Propriedades termodinâmicas da água ............................................................ 31 
Tab. 3 – Propriedades termodinâmicas do fosfolípido DPPC. ........................................ 33 
Tab. 4 - Propriedades termodinâmicas do PMMA. ........................................................ 38 
Tab. 5 - Propriedades termodinâmicas da gordura subcutânea .................................... 38 
Tab. 6 – Propriedades termodinâmicas do ouro ............................................................ 41 
Tab. 7 – Propriedades termodinâmicas do dióxido de silício ......................................... 41 
 
 
 
 1 
 
Resumo 
   Tem surgido, nos últimos anos, um crescente interesse na utilização de partículas de 
dimensões microscópicas e nanoscópicas como sistemas de libertação de 
medicamentos. As vantagens decorrentes destes sistemas têm a ver, principalmente, 
com a possibilidade de tratamentos terapêuticos de doenças como o cancro com uma 
maior eficiência e um número reduzido de efeitos secundários. Nesta área os lasers 
têm tido um papel cada vez mais importante tanto na manipulação destas partículas 
por meios unicamente de origem óptica como na libertação dos referidos fármacos em 
virtude do seu aquecimento. Dado que os trabalhos que visam a determinação dos 
parâmetros relevantes do aquecimento destas partículas por laser são, na sua maioria, 
de origem empírica, o principal objectivo deste trabalho é a simulação de um modelo 
teórico e generalista mas suficientemente versátil para que possa ser adaptado a 
diferentes sistemas e casos clínicos. 
   Usando aproximações gaussianas tanto para a largura do feixe ao longo da sua 
propagação como para a sua acção como fonte de calor, a condução do calor gerado 
ao longo das geometrias estudadas foi modelada através da resolução da equação de 
difusão de calor. Esta resolução foi efectuada através do método dos elementos finitos 
utilizando o programa COMSOL Multiphysics™. Após a aplicação deste modelo em três 
casos específicos: lipossomas, partículas poliméricas e de sílica/ouro obtiveram-se 
resultados concordantes com o que seria de esperar tendo em vista resultados 
experimentais existentes na literatura. Entre os problemas detectados estão a 
imprecisão dos parâmetros termodinâmicos dos materiais envolvidos, erros na 
resolução numérica das equações e a não inclusão de certos fenómenos que podem 
ter relevância na moderação de temperatura. Para além disso, a carga computacional 
associada à aplicação destes modelos limitou o seu teste. Por fim obtiveram-se 
modelos que poderão constituir um ponto de partida a uma nova abordagem de 
desenho de sistemas libertação de fármacos. 
Palavras-chave: Laser, COMSOL Multiphysics™, sistemas de libertação prolongada 
de medicamentos, pinças ópticas, libertação remota. 
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Abstract 
   There has been, in recent years, a growing interest in the use of microscopic and 
nanoscopic particles as drug delivery systems. The main advantage of these systems 
concerns the possibility of performing therapeutic treatment of conditions such as 
cancer with an increased efficiency and reduced side effects. In this context laser 
technology has had a growing role either in the handling of these particles by purely 
optical means or in the heat induced release of the mentioned drugs. Since the work 
performed concerning the determination of the relevant parameters related to the 
heating of these particles by laser beam is, mostly, empirical in its nature, the main 
focus of the present thesis is to build a theoretical and general (yet sufficiently 
versatile) model that can be adapted in order to simulate different systems and clinical 
cases. 
   By using gaussian approximations for the beam width along its propagation as well as 
its functioning as a heat source, the diffusion of generated heat along the concerned 
geometries was modeled by solving the heat diffusion equation. This was performed 
by means of the finite element method using the software COMSOL Multiphysics™. 
After the solving of this model in three specific cases: liposomes, polymeric particles 
and silica/gold particles results were obtained that were in accordance with what 
might be expected when comparing with those experimentally obtained found on the 
literature. Among the problems that were encountered, were the inaccuracy of the 
thermodynamic parameters of the materials that were involved, errors in the 
numerical solving of the main equations and the non-inclusion of certain phenomena 
which might be relevant in temperature moderation. Another issue was the fact the 
computational demands concerning the application of these models limited its proper 
testing. Finally, the models that were developed might constitute a starting point 
towards a new approach in the design of drug delivery systems. 
Key words: Laser, COMSOL Multiphysics™, drug delivery systems, optical traps, 
remote release. 
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1 – Introdução 
 
   Durante a maior parte da história da farmacologia, a administração de 
medicamentos tem ocorrido, principalmente, por via oral ou por injecção directa no 
organismo. O percurso destes fármacos desde o local de entrada no organismo até ao 
tecido alvo exige que estes entrem em contacto com outros tecidos podendo interagir 
com eles. Esta interacção química pode produzir efeitos indesejáveis no organismo e 
reduzir a capacidade de acção do medicamento. Devido a este problema, nas últimas 
décadas tem-se verificado um esforço no desenvolvimento de sistemas que controlem 
a taxa e o tempo a que um dado fármaco é libertado, unicamente, no local a que se 
destina. Esses sistemas denominados sistemas de libertação prolongada de 
medicamentos (em inglês “drug delivery systems”) têm conhecido avanços 
consideráveis através do uso de estruturas à escala microscópica e nanoscópica tais 
como lipossomas, cápsulas ou esferas de ouro e polímeros, entre outras, que, devido 
às suas pequenas dimensões, permitem que as substâncias em si contidas possam ser 
libertadas unicamente no tecido alvo por uma variedade de meios físicos e químicos . 
   Para além da farmacologia as nanocápsulas têm tido aplicação na entrega de 
material genético a células, em imagiologia e outros métodos analíticos. Fora da 
medicina têm sido usadas, principalmente, no campo da cosmética. 
   Os lasers têm surgido recentemente como uma ferramenta importante na 
manipulação de nanopartículas e na libertação remota de substâncias contidas nesses 
recipientes. No primeiro caso essa manipulação é efectuada através de pinças ópticas 
que consistem em focar um (ou mais) feixe laser na partícula em questão e submeter 
forças de origem óptica de um modo não invasivo. O segundo caso consiste em incidir 
um feixe na nanopartícula de maneira a que esta liberte o seu conteúdo devido à 
indução de efeitos físicos ou químicos na sua membrana que a tornam permeável, 
nalguns casos estes efeitos são reversíveis pelo é possível controlar com uma certa 
precisão a quantidade de substâncias que são libertadas . 
   Tendo em vista as potências típicas dos laser utilizados nestas técnicas e o facto de a 
energia correspondente ser concentrada numa área reduzida, o aumento de 
temperatura resultante poderá causar danos ou mesmo a destruição da nanopartícula 
pelo que o uso de lasers nesta área apresenta algumas dificuldades. Têm sido 
efectuados vários trabalhos experimentais que tentam medir o aumento de 
temperatura de vários tipos de nanopartículas quando lhes é incidido um feixe laser. 
Os resultados obtidos são, no entanto, quase sempre empíricos existindo um número 
relativamente reduzido de publicações que tentam estudar esse processo de uma 
forma mais teórica considerando o aquecimento através da absorção da luz pelas 
substâncias envolvidas e a difusão de calor através da nanoestrutura para o meio 
circundante [1,2,3,4,5,6]. 
   O presente trabalho tem como principal objectivo a simulação do aquecimento por 
laser do tipo de partículas utilizadas na manipulação e entrega de fármacos. Em 
particular, este objectivo tem como desafio as diferenças de escala entre as partículas 
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(na casa dos nm) e os meios circundantes (mm), bem como a ordem de grandeza da 
energia térmica envolvida 
   O programa de simulação utilizado foi o COMSOL Multiphysics™. Foram construídos 
modelos teóricos para as diferentes estruturas consideradas tendo em conta os vários 
formatos e dimensões que estas podem apresentar. Foram igualmente desenvolvidos 
modelos teóricos para o feixe laser incidente tendo em conta os requerimentos para 
cada aplicação. Foram considerados diferentes meios circundantes.  
   Espera-se que os resultados obtidos constituam uma referência importante no que 
diz respeito aos parâmetros que possam indicar as limitações do uso de feixes laser 
neste género de estruturas. Adicionalmente, conhecendo as condições em que um 
dado fármaco é libertado de uma nanopartícula, os modelos criados poderão ser 
utilizados no desenho de novos sistemas de libertação prolongada. Ou seja, com o 
modelo desenvolvido, será possível desenvolver estudos futuros com o objectivo de 
monitorizar processos de manipulação (caso da utilização de pinças ópticas) ou para 
optimização da libertação do medicamento por acção do aquecimento por radiação 
laser. 
   No capítulo 2 será apresentado o fundamento teórico deste trabalho começando-se 
por falar nas nanopartículas mencionadas, e que serão utilizadas para testar o modelo, 
descrevendo, resumidamente, as suas aplicações e síntese assim como as suas 
características físicas e químicas. No mesmo capítulo explica-se o princípio de 
funcionamento das pinças ópticas e os métodos de libertação por radiação laser. De 
seguida são expostos os princípios físicos que servem à construção dos modelos a 
simular. 
   No capítulo 3 será dada ênfase ao processo de modelação. Começa-se por descrever 
o método dos elementos finitos que foi utilizado para resolver as equações descritas 
no capítulo 2, é dada uma introdução ao programa COMSOL Multiphysics ™ e, 
finalmente, os modelos e a sua aplicação no programa são descritos detalhadamente. 
 Os resultados obtidos encontram-se no capítulo 4. Neste capítulo estes resultados são 
comparados com os valores obtidos experimentalmente existentes na literatura e são 
ainda analisadas as potencialidades para trabalhos futuros. As conclusões formais são 
apresentadas no capítulo 5. 
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2 – Fundamento teórico 
2.1 – Sistemas de libertação prolongada de 
medicamentos 
   No início do século passado Paul Ehrlich propôs, pela primeira vez, a ideia de uma 
“bala mágica” que fosse capaz de agir somente sobre os tecidos doentes ou 
organismos infecciosos [7]. A quase ausência da interacção do fármaco com tecidos 
saudáveis resultaria numa redução significativa dos efeitos indesejáveis e aumentaria a 
sua eficiência o que por sua vez resultaria na redução da dose administrada. As 
décadas de 60 e 70 viram os primeiros trabalhos no sentido de se obter sistemas de 
libertação de fármacos usando estruturas de dimensões microscópicas e nanoscópicas 
[6,8,9]. 
   Hoje em dia existe uma enorme variedade de materiais que permitem a síntese de 
cápsulas ou esferas de dimensões que vão desde alguns nanómetros até às dezenas de 
micrómetros [1,6]. A Tab. 1 apresenta os vários tipos de sistemas de libertação de 
medicamentos baseados em nanotecnologia [1]: lipossomas, nanopartículas 
poliméricas, nanocápsulas de ouro, micelas poliméricas, dendrímeros, nanopartículas 
virais e nanotubos de carbono. 
No caso das micelas e dos dendrímeros, as suas reduzidas dimensões inviabilizam a 
modelação do seu aquecimento sem recorrer a uma teoria física não clássica. Por 
outro lado, no caso das nanopartículas virais e no dos nanotubos de carbono 
conhecem-se poucos casos em que a aplicação dos lasers tenha utilidade. Por estas 
razões o presente trabalho centra-se nos três primeiros sistemas de libertação de 
medicamentos da Tab. 1.  
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Sistema Estrutura Características 
Lipossomas Esferas compostas por 
bicamadas de fosfolípidos 
anfifílicos em volta de um 
núcleo aquoso  
- Versatilidade 
- Biocompatíveis e biodegradáveis 
- Facilidade de alteração da 
composição nomeadamente para 
direccionamento 
Nanopartículas 
poliméricas 
Esferas contínuas ou cápsulas 
ocas compostas por materiais 
poliméricos 
- Versatilidade 
- Biocompatíveis e biodegradáveis 
- Grande variedade de materiais 
disponíveis 
Nanocápsulas de 
ouro 
Partículas dieléctricas 
revestidas por uma camada 
de ouro ou cápsulas de ouro 
ocas 
- Biocompatíveis 
- Elevado potencial em técnicas 
de libertação remota 
- Multifuncionalidade 
- Facilidade de alteração 
Micelas poliméricas Polímeros anfifílicos auto-
organizam-se para formarem 
uma célula com um núcleo 
hidrofóbico e um 
revestimento hidrofílico 
- Adequado a fármacos não 
solúveis em água 
- Biocompatíveis e biodegradáveis 
Dendrímeros Moléculas poliméricas de 
estrutura radial com várias 
ramificações repetidas 
- Elevada homogeneidade 
química e estrutural 
- Degradação controlada 
- Multifuncionalidade 
Nanopartículas 
virais 
Estruturas proteicas - Multifuncionalidade 
- Geometria bem definida 
- Uniformidade 
- Biocompatibilidade e 
quimicamente inertes 
Nanotubos de 
carbono 
Cilindros de carbono 
compostos por um anel de 
benzeno 
- Solúveis na água 
- Biocompatibilidade 
- Multifuncionalidade 
Tab. 1 – Visão geral dos diferentes tipos de sistemas de libertação prolongada de 
medicamentos que utilizam nanotecnologia [1,3,6]. 
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2.1.1 – Lipossomas 
   No início da década de 60, Alec D. Bangham conseguiu criar vesículas compostas por 
membranas fosfolipídicas e mais tarde demonstrou que uma grande variedade de 
moléculas podia ser encapsulada no interior aquoso dessas vesículas ou inserida nas 
suas membranas [10]. A essas vesículas foi-lhes dado o nome de lipossomas. Em 1971 
Allison e Gregoriadis demonstravam as propriedades imunoadjuvantes dos lipossomas , 
o que resultou na sua primeira aplicação na vacina contra a hepatite A [11]. Desde 
então os lipossomas têm tido numerosas aplicações em farmacologia. 
   Os lipossomas são vesículas esféricas impermeáveis consistindo numa membrana 
lipídica em volta de um núcleo aquoso. Esta membrana é semelhante às que envolvem 
as células biológicas nas quais as cadeias de hidrocarbonetos hidrofóbicas orientam-se 
umas contra as outras e as suas cabeças polares hidrofílicas estão em contacto com o 
meio aquoso encapsulado assim como o meio circundante (Fig. 1). Um lipossoma que 
contenha uma única bicamada lipídica (lamela) é chamado vesícula unilamelar (VUL), 
se é constituído por várias lamelas concêntricas chama-se vesícula multilamelar (VML), 
se forem várias vesículas no interior de uma vesícula maior chama-se vesícula 
multivesicular (VMV) (Fig. 2, Fig. 3). Os lipossomas podem ser fabricados 
artificialmente e as suas dimensões obtidas podem ir desde dezenas de nanómetros a 
1 µm ou mais, cerca das mesmas dimensões que possuem as células vivas. É também 
normal classificar os lipossomas segundo as suas dimensões, neste caso temos 
vesículas pequenas (entre 45 nm e 80 nm), grandes (diâmetro superior a 100 nm) e 
gigantes (dimensões superiores a 1 µm) [6,12,13, 14]. 
 
                          
                              Fig. 1 – Esquema de um lipossoma. Adaptado de [15]. 
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                         Fig. 2 – Esquema de uma vesícula multilamelar [16]. 
 
 
Fig. 3 – Fotografia microscópica de lipossomas onde são visíveis VULs, VMVs e VMLs 
[17]. 
 
   As propriedades físicas dos lipossomas e as aplicações que delas se tiram dependem 
das características físicas e químicas da membrana lipídica. Num lipossoma fabricado a 
partir de um único lípido, a fluidez da sua membrana depende da temperatura de 
transição de fase (Tc) desse lípido. Quando a temperatura ambiente aumenta e atinge 
Tc a membrana passa de uma fase de gel sólido, no qual as cadeias hidrocarbónicas se 
encontram num estado ordenado, para estado de cristal líquido, no qual as moléculas 
se encontram desordenadas e têm maior liberdade de movimento. A permeabilidade 
da membrana é uma medida da taxa ou fluxo segundo o qual um dado soluto a 
atravessa e depende da fluidez da membrana e da natureza do soluto. A 
permeabilidade da membrana tem o seu valor mais elevado à temperatura de 
transição de fase e apresenta-se menor na fase de gel do que na fase de cristal líquido 
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[12]. A título de exemplo, repare-se na Fig. 4 que representa a variação com a 
temperatura da permeabilidade da água através de uma membrana composta por 
dipalmitoilfosfatidilcolina (DPPC). 
 
 
Fig. 4 - Variação da permeabilidade da água com a temperatura numa membrana de 
DPPC [18]. 
 
   É possível acrescentar compostos diferentes na membrana para alterar as suas 
características. Por exemplo, a inclusão de colesterol resulta na redução da 
permeabilidade do lipossoma. Esta agregação de compostos nos lipossomas pode ser 
efectuada directamente nas cadeias hidrofóbicas ou através de interacções 
electrostáticas e covalentes com as cabeças polares. Os lípidos usados na síntese dos 
lipossomas são, normalmente, escolhidos para facilitar esta conjugação. As moléculas 
agregadas à superfície do lipossoma permitem ainda que este seja direccionado para 
tecidos específicos [19]. 
   Comparativamente a outros sistemas de libertação, os lipossomas apresentam 
algumas vantagens tais como biocompatibilidade, biodegradabilidade, toxicidade 
reduzida e versatilidade, entre outras. Existem, no entanto algumas desvantagens no 
seu uso, incluindo dificuldades na obtenção de dimensões precisas e no controlo do 
processo de encapsulamento [8]. 
   Os lipossomas têm a capacidade de encapsular no seu interior uma grande 
quantidade de moléculas o que justifica o crescente interesse na sua utilização no 
transporte de medicamentos. A este género de estruturas dá-se o nome de sistemas 
de libertação prolongada lipossomais. O seu uso mais promissor ocorre na área da 
oncologia onde os lipossomas oferecem a possibilidade de tratamentos de 
quimioterapia com maior taxa de sucesso e uma redução de efeitos secundários. No 
campo da farmacologia têm surgido estudos recentes sobre o seu uso no tratamento 
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de certos microorganismos, parasitas, assim como em sistemas imunoadjuvantes e em 
imunoterapia. Noutros campos da medicina, os lipossomas têm sido usados em terapia 
genética ou como microcápsulas de reagentes em estudos analíticos. Nos campos da 
alimentação e da nutrição têm sido usados para melhorar a estabilidade de 
componentes tais como enzimas, vitaminas ou aditivos antioxidantes [6,12,13,19]. 
   Os lipossomas podem ser sintetizados através de diversos processos tais como 
agitação, sonicação, extrusão, liofilização, congelamento e descongelamento, 
evaporação em fase reversa. Durante a sua síntese, os lipossomas podem ser 
modificados no que diz respeito ao seu tamanho, estrutura (lamelaridade), superfície, 
composição lipídica, volume e composição do meio aquoso interno, conforme a 
aplicação a que se destinam [6,12]. 
 
2.2.2 – Nanopartículas de polímeros 
   Partículas poliméricas de dimensões reduzidas têm sido igualmente utilizadas como 
sistemas de libertação prolongada de medicamentos. Partículas deste género podem 
ser esferas contínuas onde o fármaco é embebido na matriz polimérica ou cápsulas 
consistidas por um revestimento polimérico em redor de um núcleo líquido. Neste 
último caso o medicamento pode estar dissolvido no líquido interior ou embebido no 
revestimento. As dimensões encontram-se entre 1 nm e 1000 nm, com os melhores 
resultados ocorrendo para menores dimensões. Tal como no caso dos lipossomas a 
superfície das partículas poliméricas pode ser alterada de maneira a optimizar o 
direccionamento destas ao tecido alvo. 
   Vários materiais têm sido utilizados na síntese destas partículas, nomeadamente, 
poliésteres, poliortoésteres, poliamidas, citosano, dextrano e gelatina. A grande 
variedade de compostos e métodos de síntese existentes providenciam um grande 
número de possibilidades no desenvolvimento de sistemas de libertação de 
medicamentos. Nesse respeito, este ainda é um campo que poderá dar mais 
resultados num futuro próximo [20,21,22]. Na Fig. 5 estão representados esquemas de 
nanocápsulas e nanoesferas poliméricas. 
 
 
Fig. 5 – Representação esquemática de nanocápsulas e nanoesferas poliméricas. 
Adaptado de [23]. 
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2.2.3 – Nanopartículas de ouro 
   Devido às suas capacidades ópticas peculiares assim como à sua inércia química as 
nanocápsulas de ouro têm tido várias aplicações na medicina, nomeadamente no que 
diz respeito ao seu uso na destruição de tumores por hipertermia. No entanto, tem, 
igualmente, surgido o interesse na sua utilização como sistemas de transporte de 
medicamentos. 
   As capacidades ópticas referidas devem-se ao fenómeno conhecido como 
Ressonância Plasmónica de Superfície (RPS). Este fenómeno traduz-se na oscilação dos 
electrões de condução na matriz cristalina de uma nanoestrutura metálica por acção 
de uma variação de campo electromagnético, mais concretamente a partir de uma 
radiação electromagnética incidente nessa nanoestrutura. Essa oscilação é semelhante 
à de um oscilador harmónico em que as cargas à superfície funcionam como uma força  
restauradora, a ressonância ocorre quando a frequência de oscilação atinge um ponto 
em que a resposta dos electrões tem um atraso de fase de / 2  relativamente ao 
campo actuante. Quando o oscilador se encontra nesse ponto essa ressonância resulta 
tanto na dispersão como na absorção dos fotões incidentes. No segundo caso estes 
são convertidos em fonões. As secções eficazes das componentes de dispersão e 
absorção de um pico de RPS de uma nanoestrutura metálica dependem das dimensões 
assim com da forma dessa estrutura [24,25]. 
   No caso das nanopartículas de ouro, as aplicações que se obtêm a partir deste 
fenómeno remontam à Antiguidade quando diferentes concentrações de ouro coloidal 
incorporado em vidro permitiam a obtenção de variedades deste material com 
diversas cores para que pudesse ser usado em objectos ornamentais. Na Idade Média 
esta técnica foi muito utilizada na construção de vitrais. Apesar do seu uso 
generalizado desconhecia-se o mecanismo que governava esta absorção. Michael 
Faraday foi o primeiro físico a estudar este fenómeno experimentalmente. Em 1908 
Gustave Mie calculou o espectro RPS em nanoestruturas de ouro resolvendo as 
equações de Maxwell para partículas esféricas. Usando uma aproximação baseada na 
de um dipolo discreto é possível resolver as equações para outras geometrias [24]. 
   A dispersão da luz em nanoestruturas metálicas permite a sua utilização em 
aplicações como a espectroscopia Raman amplificada por superfície, “ fluorescence 
enhancement”, extinção de fluorescência e em agentes de contraste em imagiologia 
biomédica. No caso da absorção as aplicações surgem na deposição química de vapor, 
no direccionamento de fluxos microfluídicos, na já mencionada hipertermia de 
tumores e na libertação controlada de medicamentos. As nanopartículas de ouro tem 
particular relevância, no campo da medicina, em primeiro lugar devido ao facto deste 
metal ser quimicamente inerte e incapaz de reagir com o organismo, em segundo lugar 
devido ao seu pico RPS se situar no infravermelho próximo (NIR – do inglês “Near 
InfraRed”) nesta gama de comprimento de onda (750 nm – 1100 nm) um feixe de luz 
penetra facilmente nos tecidos sem interagir com estes de forma significativa. 
   É possível obter vários tipos de nanoestruturas de ouro tais como nanoes feras, 
nanobarras e nanocápsulas. Estas últimas têm sido utilizadas como sistemas de 
libertação de medicamentos nomeadamente as cápsulas ocas e núcleos de materiais 
dieléctricos como a sílica revestidos por uma camada de ouro. Em ambos os casos os 
picos de RPS assim como as eficiências de absorção e dispersão destas partículas 
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podem ser modulados durante a sua síntese ao definir a espessura e a porosidade das 
paredes e relacionando-as com a dimensão da partícula em si. Consegue-se obter 
estruturas ainda mais complexas, por exemplo, inserindo nanopartículas magnéticas 
no interior das cápsulas ocas de maneira a alargar a sua funcionalidade. As 
nanopartículas de ouro são, geralmente, sintetizadas num líquido por processos 
químicos [24,26,27]. Na Fig. 6 estão representadas imagens de nanocápsulas de ouro 
porosas obtidas por MEV e MET. 
 
 
Fig. 6 – Imagem MEV de nanocápsulas de ouro porosas. A imagem realçada destas 
estruturas no canto superior direito foi obtida por MET [24]. 
 
2.2 – Pinças ópticas 
   Desde que foi desenvolvida por Ashkin [28], a tecnologia das pinças ópticas tem 
revolucionado a maneira como se manipulam estruturas muito pequenas tais como 
nanopartículas, células biológicas, moléculas ou até mesmo átomos. As pinças ópticas 
(em inglês “optical tweezers” ou “optical traps”) consistem em um ou mais feixes 
lasers focados numa dada partícula através de objectivas de microscópio. O nível de 
focagem atingido aliado às elevadas potências atingidas permitem interagir com a 
partícula por meios unicamente ópticos. 
   No caso de partículas de dimensões inferiores ao comprimento de onda utilizado a 
força resultante provém da resposta da partícula ao campo eléctrico da luz incidente 
quando esta se comporta como um dipolo eléctrico [29]. 
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   O princípio fundamental de funcionamento das pinças ópticas para partículas cuja 
dimensão é maior que o comprimento de onda da luz incidente baseia-se no conceito 
de pressão de radiação e está exemplificado na Fig. 7. Considere-se uma partícula na 
qual incide uma frente de onda de comprimento menor que a dimensão dessa mesma 
partícula. Considerem-se agora dois raios, a e b, paralelos simétricos relativamente ao 
eixo óptico; desprezando as reflexões à superfície da partícula estes raios vão ser 
refractados como se vê na figura. De forma que o momento linear seja conservado, 
cada uma destas refracções vai ter a si associada uma força cuja direcção e sentido são 
os mesmos do raio associado depois de este sair da partícula. Estas forças estão 
representadas na figura como Fa e Fb associadas aos raios a e b respectivamente. 
Considerando todos os raios que incidem na partícula facilmente se vê que a 
resultante destas forças é a força assinalada na figura como Fscat normalmente 
denominada por força de dispersão e tem a mesma direcção e sentido que o feixe de 
luz incidente. 
 
Fig. 7 – Representação simplificada da origem da força de dispersão através de uma 
aproximação de óptica geométrica. Adaptado de [30]. 
 
   Dado que o feixe tem uma distribuição gaussiana de intensidade ao longo da área de 
irradiação surge ainda uma segunda força resultante do gradiente de intensidade à 
medida que nos afastamos do eixo óptico. Para compreender melhor como ocorre esta 
força veja-se a Fig. 8. Neste esquema vemos que a partícula está a uma certa distância 
do eixo óptico, tal como no caso anterior está representada a incidência de dois raios 
paralelos e simétricos relativamente ao centro geométrico da partícula assim com a 
força de dispersão que deles resulta. No entanto, devido à posição da partícula 
relativamente ao feixe, a intensidade da luz no lado “a” é claramente superior à 
intensidade no lado “b” da partícula o que faz com que o valor absoluto de Fa seja 
superior ao de Fb. Tal como no caso anterior o somatório de todos os raios que incidem 
na partícula tem como resultante uma força que é perpendicular ao feixe óptico e 
direcciona a partícula para o mesmo como se vê na figura. Isto ocorre quando o índice 
de refracção da partícula é superior ao do meio circundante, no caso inverso o valor 
absoluto de Fb é superior ao de Fa e a partícula afasta-se do eixo óptico como se vê na 
Fig. 9 [30]. 
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Fig. 8 - Representação simplificada da origem da força de gradiente através de uma 
aproximação de óptica geométrica quando o índice de refracção da partícula é 
superior ao do meio circundante. Adaptado de [30]. 
 
 
Fig. 9 - Representação simplificada da origem da força de gradiente através de uma 
aproximação de óptica geométrica quando o índice de refracção da partícula é inferior 
ao do meio circundante. Adaptado de [30]. 
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   O fenómeno de pressão de radiação existe sempre quando a luz incide num objecto 
e a tecnologia das pinças ópticas tira partido das grandes intensidades luminosas que 
se obtêm através dos lasers permitindo criar forças que produzam movimentos 
observáveis em partículas de dimensões mesoscópicas e microscópicas. Estas forças 
podem atingir valores de 100 pN e torna-se possível através delas manipular partículas 
de dimensões tão reduzidas como 5 nm [29, 31]. Através destes métodos é possível 
levitar uma partícula direccionando o feixe num sentido oposto ao da força da 
gravidade, aprisiona-la incidindo nela dois feixes de sentidos opostos ou induzir uma 
rotação incidindo um ou mais feixes de forma desigual na estrutura da partícula 
[29,32]. 
   Desde o seu aparecimento que as pinças ópticas têm tido um grande número de 
aplicações em várias áreas da ciência e tecnologia, nomeadamente na biologia. Estas 
incluem medições de forças moleculares relevantes em processos biológicos, 
elasticidade de estruturas, microcirurgia celular e manipulação, separação de 
micropartículas ou simplesmente a captura de estruturas isoladas tais como vírus, 
bactérias, células e organelos. Em todos estes casos é possível interagir com a amostra 
em estudo sem que haja contacto físico directo com as mesmas, sendo possível ainda 
efectuar esta interacção através em amostras contidas em recipientes de vidro. Este 
género de trabalhos são efectuados com comprimentos de onda no infravermelho 
próximo, que permite manipular células e micro partículas no interior de tecidos 
biológicos sem que haja interacção (consequentemente danos) nos tecidos 
circundantes [2,29,31]. 
   Devido aos níveis elevados de intensidade atingidos no foco das pinças ópticas, o 
aquecimento da partícula a manipular é um problema a considerar neste género de 
estudos tendo surgido vários trabalhos que tentam monitorizar esse mesmo 
aquecimento [2,33,34,35]. 
 
2.3 – Libertação por radiação laser 
   A libertação do fármaco no tecido alvo é feita de diversas maneiras. Geralmente esta 
libertação é efectuada alterando o ambiente onde as nanopartículas se encontram por 
meios químicos como, por exemplo, por alteração o pH ou da temperatura ambiente; 
ou por meios físicos através da aplicação de campos magnéticos, por exemplo. 
Obviamente é possível ainda combinar os efeitos destas aplicações alterando mais do 
que uma destas características ambientais. 
   De uma forma mais precisa, têm surgido trabalhos recentes com vista a ocasionar 
alterações físicas e químicas unicamente nas  nanopartículas irradiando-as com um 
feixe laser. No caso de partículas impermeáveis a variação da temperatura pode negar 
essa impermeabilidade ocasionando a difusão do fármaco para o exterior, um exemplo 
disto são os lipossomas ou as nanocápsulas poliméricas. Em partículas compactas 
como é o caso das nanoesferas poliméricas, a irradiação da partícula pode ser útil para 
facilitar a difusão do composto através da matriz polimérica ou na degradação dessa 
mesma matriz [3,4,22]. Sistemas mais sofisticados, consistindo em partículas mistas 
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compostas por metais e polímeros, permitem controlar a libertação de formas ainda 
mais precisas. Os materiais utilizados na grande parte destes trabalhos permitem a 
libertação com um comprimento de onda situado no infravermelho próximo o que, 
pelas razões explicitadas na secção anterior, traz grandes vantagens no seu uso em 
tecidos profundos [5,36,37].  
 
2.4 – A interacção de um feixe laser com a matéria 
   Nos casos descritos nas secções anteriores relativos às aplicações dos lasers nas 
nanopartículas, estas encontram-se ou numa solução aquosa (antes de serem 
utilizadas) ou no tecido alvo. Nesta secção será dada uma descrição dos princípios 
fundamentais da interacção da luz com a matéria (no nosso caso um feixe laser) e 
serão definidos quais os fenómenos de maior relevância no aumento da temperatura 
da matéria irradiada. Esse aumento, assim como os fenómenos daí resultantes 
exprimem-se em várias equações que irão posteriormente ser implementadas na 
nossa simulação. 
   A luz interage com a matéria a nível molecular através de fenómenos tais como 
absorção, emissão espontânea, emissão estimulada e efeito de Raman. A nível 
macroscópico, os fenómenos envolvidos são: absorção, reflexão, refracção e 
dispersão. Dado que o objectivo deste trabalho é o de estudar o aumento da 
temperatura devido à incidência da luz num meio, são considerados os fenómenos 
responsáveis por esse mesmo aumento, ou seja, a dispersão e a absorção [38]. Apesar 
das dimensões reduzidas a que se trabalha pode-se considerar os materiais em 
questão como macroscópicos visto que a abordagem utilizada vai ser maioritariamente 
clássica. Uma excepção, obviamente, é a relativa aos efeitos plasmónicos do ouro que 
serão mencionados mais à frente. Em primeira-mão considere-se a Lei de Beer-
Lambert que nos dá a atenuação da irradiância luminosa I ao longo de uma direcção de 
propagação (vamos considerar z) num dado meio derivada da absorção e difusão da 
luz desse meio: 
0
azI I e , (1) 
I0 é a irradiância do feixe (definida em W/m
2) e a é chamado coeficiente de atenuação, 
dependente da energia (ou comprimento de onda) da onda incidente [39]. Note-se, 
embora existam casos em que tal não acontece, na maior parte dos meios a atenuação 
é dominada pela absorção, razão pela qual a é geralmente chamado de coeficiente de 
absorção. Este coeficiente tem unidades m-1 e o seu inverso dá-nos a distância que a 
luz percorre no meio até que a sua irradiância seja atenuada até 1/e do seu valor 
inicial. 
   Em geral, ao ser atenuado o feixe irá perder energia que será transformada em calor. 
Considera-se [40,41] que o calor gerado por unidade de volume varia segundo r e z 
segundo uma distribuição gaussiana  
 
2
22
0
r
az
z
Q I ae

 
 , 
(2) 
onde σ(z) é a meia largura do feixe que, como se verá mais à frente, varia segundo z. 
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   O calor assim gerado vai difundir através do meio por condução. De forma a obter 
uma expressão que traduza este fenómeno em termos de variação de temperatura, 
tem-se a chamada equação de condução de calor, derivada do princípio da 
conservação de energia e da Lei de Fourier para a condução de calor: 
2
P
T
C u T k T Q
t


    

. 
(3) 
Repare-se que Q é dado pela Eq. (2) (W/m3), t é o tempo (s), u é o vector velocidade 
(m/s), ρ a densidade (kg/m3) e CP o calor específico a pressão constante (J/(kg∙K)). A 
constante k denomina-se constante de difusão térmica (m2/s) e é dada por 
P
K
k
C
 , 
(4) 
onde K é a condutividade térmica do material [41,42]. 
   Visto que a equação de condução de calor é uma equação diferencial parcial, deve 
ser estudado o seu comportamento nas fronteiras do domínio onde ela se aplica. Isto é 
feito impondo condições do tipo Dirichlet, von Neumann ou mistas. No primeiro caso é 
estabelecida uma temperatura fixa nessas fronteiras, no segundo é imposta a condição 
de um fluxo de calor no interior do domínio. No caso misto as duas condições 
anteriores são aplicadas em diferentes partes das fronteiras ou do domínio [43]. 
 
2.5 – Aproximação gaussiana do feixe laser 
   Como foi mencionado anteriormente as pinças ópticas consistem num feixe laser 
focado por uma objectiva de microscópio o que permite obter uma dimensão do 
“spot” luminoso muito reduzida. Nestas circunstâncias é conveniente considerar este 
feixe como um feixe gaussiano, querendo isto dizer que o perfil do campo eléctrico 
num plano perpendicular ao eixo óptico pode ser descrito por uma função gaussiana. A 
intensidade óptica de um feixe com potência P medida nesse mesmo plano é definida, 
portanto, pela função, 
 
   
2
2 2
2 2
, exp
P r
I r z
z z 
 
  
 
, 
(5) 
onde σ(z) é a meia largura do feixe segundo z, normalmente definida como a distância 
relativamente ao eixo óptico (eixo dos ZZ) na qual a intensidade é menor que 1/e2 
(≈13.5%) do seu valor máximo (Fig. 10) e é expressa por 
2
0 2
0
( ) 1
z
z

 

 
   
 
, 
(6) 
em que σ0 é a meia largura mínima e λ o comprimento de onda do feixe [44]. 
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Fig. 10 – Feixe focado por uma lente. 
 
   Dadas as reduzidas dimensões de alguns dos objectos estudados neste trabalho, é 
necessário ter em conta o fenómeno da difracção visto que essas mesmas dimensões 
se aproximam dos comprimentos de onda utilizados. Assim é preciso ter em vista que 
a dimensão do “spot” criado por uma lente circular é limitado pela seguinte equação,  
0.61
d
AN

 , 
(7) 
onde AN é a abertura numérica da objectiva utilizada para focar o feixe [44,45,46]. 
 
2.6 – Trabalhos anteriores 
   Devido ao facto de se usarem raios laser focados num ponto de dimensões da ordem 
dos micrómetros, o aumento de temperatura tem sido uma fonte de preocupação 
desde a utilização desta tecnologia. Vários estudos têm sido efectuados de forma a 
medir com exactidão esse aumento de temperatura. A maior parte deles consistem em 
estudos empíricos, no entanto, alguns deles incluem um tratamento teórico que é 
comparado ao trabalho experimental. Neuman et al. [35] estudaram os efeitos 
prejudiciais deste aquecimento em E. Coli, Peterman et al. [33] obtiveram valores de 
mais de 40 ⁰C/W em nanoesferas de poliestireno e 8 ⁰C/W em nanoesferas de sílica. 
No que diz respeito a lipossomas Liu et al. [2] mediram um aquecimento de 14,5 ⁰C/W 
comparando estes resultados com um modelo teórico. Este modelo consistia na 
resolução analítica da equação de difusão para uma esfera de água quando um dos 
hemisférios é totalmente iluminado pelo feixe laser. Schönle et al [34] construíram um 
modelo mais elaborado que considerava a absorção e condução na totalidade do cone 
de luz. O já mencionado artigo de Peterman et al. [33] é acompanhado de um modelo 
que dá mais importância à absorção na região em redor da partícula do que no seu 
interior. 
   Tal como foi mencionado na secção 2.2.2 a libertação por laser de fármacos contidos 
em partículas poliméricas é um campo relativamente recente e os estudos efectuados 
são específicos a aplicações intrínsecas; deve-se, no entanto, mencionar o trabalho de 
Vertommen na Universidade de Eindhoven. Embora não seja para partículas de 
dimensões microscópicas, este estudo compara o aquecimento induzido por laser de 
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discos de acrílico com um corante embebido. A libertação de fármacos surge devido a 
uma transição de fase do acrílico. O mesmo trabalho inclui um modelo teórico do 
aquecimento desses discos e da referida transição de fase efectuado usando o 
programa COMSOL Multiphysics™. 
   Existem vários trabalhos [25,47] que apresentam a possibilidade da manipulação de 
nanopartículas de ouro tirando partido dos efeitos plasmónicos num sistema de pinças 
ópticas. O rápido aquecimento verificado pode ser utilizado em conjunto com outras 
nanoestruturas de modo a obter sistemas de libertação de fármacos ainda mais 
sofisticados, por exemplo, partículas de ouro podem ser combinadas com lipossomas 
de forma a criar estruturas mistas. O rápido aquecimento do ouro permite a libertação 
de fármacos contidos nos lipossomas [36,37]. Por outro lado, Tavuz et al. [5] 
desenvolveram um sistema que consiste em cubos ocos de ouro revestidos por um 
dado polímero, que ao ser irradiado por um feixe laser, aquecem ocasionando a 
libertação do fármaco, libertação essa que cessa assim que o feixe é desligado.  
 
3 – Construção dos modelos 
   Ao irradiar uma nanopartícula com um feixe laser, o aquecimento desta devido à 
absorção da luz e os efeitos físicos-químicos daí resultantes devem ser 
cuidadosamente monitorizados, em primeiro lugar, devido ao facto das temperaturas 
atingidas serem capazes de danificar ou mesmo destruir a nanopartícula ou o fármaco 
a ser entregue, mas também tendo em vista as possibilidades de libertar esse mesmo 
fármaco de uma forma remota por acção do feixe laser. Neste último caso é 
importante observar como a variação dos parâmetros do feixe poderão permitir 
controlar o tempo de libertação e dose a administrar localmente. Com isto em vista 
têm surgido vários trabalhos laboratoriais no sentido de medir as variações de 
temperatura e efeitos subsequentes em pinças ópticas [2,33,48]. Alguns desses 
trabalhos tentam obter resultados semelhantes através da aplicação de conceitos 
teóricos [2,33,34]. No que diz respeito à libertação remota os estudos, são igualmente 
empíricos (na sua maioria) e variam conforme as terapias específicas a que se 
destinam os fármacos a libertar assim como a grande variedade de nanopartículas que 
poderão ser utilizadas [3,4,5]. 
   Dado o facto de existir um reduzido número de estudos teóricos que estabeleçam os 
limites destrutivos de nanopartículas quando irradiadas por laser, serve este trabalho 
para a criação de um conjunto de modelos que possam ser úteis no desenvolvimento 
de novas técnicas na libertação prolongada de medicamentos. A cons trução dos 
referidos modelos consistiria portanto na resolução das equações diferenciais referidas 
no capítulo anterior. A forma mais prática de efectuar essa resolução seria através de 
métodos numéricos e foi nesse sentido que o software COMSOLTM foi utilizado. No 
entanto, é preciso notar uma vez mais de que existe uma grande variedade de 
sistemas de libertação de medicamentos, mesmo dentro dos três campos em que se 
centra este trabalho, e os parâmetros específicos da libertação remota dependem das 
exigências específicas, do ponto de vista farmacológico, correspondentes ao caso a 
que estes sistemas se destinam. Por estas razões os modelos construídos podem ser 
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considerados como simples e generalistas que, por sua vez, podem ser alterados de 
forma sucessiva até serem criados modelos mais complexos dependendo dos 
fenómenos físicos que são mais relevantes ou dos parâmetros respeitantes a cada caso 
a estudar. Nesse sentido o programa utilizado adequa-se à construção dos referidos 
modelos. 
 
3.1 – Método dos elementos finitos  
   A equação de condução de calor (3) terá que ser resolvida numericamente, e o 
método dos elementos finitos (FEM – do inglês “Finite Element Method”) é adequado 
para esse efeito. Este método foi originalmente desenvolvido para resolver problemas 
de engenharia e é particularmente adequado a modelos de condução de calor [49]. 
   Tal como outros métodos numéricos o FEM consiste em discretizar uma dada 
equação diferencial num conjunto de equações algébricas que são por sua vez 
resolvidas de forma a obter valores aproximados das variáveis dependentes (no nosso 
caso a temperatura T). Para se aplicar, é necessário construir uma rede ou malha sobre 
a geometria a estudar o que significa dividir essa geometria em várias subdivisões 
chamadas elementos (daí o nome a que se dá do método) de malha ou células, isto 
pode ser feito, por exemplo unindo todos os nós como se vê na Fig. 11. 
   Um parâmetro importante é a chamada qualidade de rede. Como o nome indica 
permite verificar se a rede gerada é adequada para a obtenção de resultados 
satisfatórios. Trata-se de um número, correspondente a um dado elemento, situado 
entre 0 e 1 em que 1 define um elemento perfeito. Para elementos triangulares a 
qualidade de rede é dada por 
1 2 3
4 3A
qr
h h h

 
, 
(8) 
onde A é a área do elemento e h1, h2 e h3 são os lados do triângulo. Se qr > 0,3 a 
qualidade de rede não deverá afectar a precisão dos resultados, repare-se ainda que  
qr = 1 quando os lados forem todos iguais [50]. 
   Depois de construída a rede faz-se uma aproximação da variável T em cada nó a uma 
função dependente de um número finito de parâmetros, que são chamados graus de 
liberdade. Por exemplo, a 1D para n elementos de x, 
     
0
n
i
i
T x T x i x

   
(9) 
em que as funções  i x valem 1 no nó i e 0 nos restantes, estas funções são 
chamadas funções de base. Neste exemplo o conjunto de funções T(x) é um espaço de 
funções lineares chamado espaço de elementos finitos [50]. 
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Fig. 11 – Exemplo de uma rede (ou malha) numérica com os elementos de rede e 
nodos devidamente numerados [43]. 
 
   Para além das funções de base existem ainda as funções de forma que nos dizem 
como T varia entre os nós. 
   Existem vários tipos de células que podem ser escolhidas neste método conforme os 
requerimentos e tendo em vista as equações a resolver, geometria e condições de 
simulação. Vamos em seguida dar uma visão geral desses tipos de células.  
 
Elementos curvos 
Elementos que são distorcidos de forma a se obterem aproximações mais precisas em 
fronteiras curvas. 
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Elementos de Lagrange 
O exemplo anterior é um caso especial deste tipo de elementos. Considera-se um 
inteiro positivo k que nos dá a ordem do elemento de Lagrange. Em cada elemento de 
rede T é um polinómio de grau k. 
Elementos de Argyris 
Para uma função representada por elementos de Lagrange, as primeiras derivadas 
entre os elementos de rede podem não ser contínuas. Em certas equações isto pode 
apresentar algumas dificuldades. O elemento de Argylis tem funções de base que 
possuem derivadas contínuas entre triângulos de rede. A derivada de segunda ordem é 
contínua nos cantos desses triângulos. Em cada triângulo, a função T no espaço de 
elementos finitos de Argyris é um polinómio de ordem 5 nas coordenadas locais.  
Elementos de Hermite 
   Em cada elemento de rede, as funções no espaço de elementos finitos de Hermite 
são as mesmas que para os elementos de Lagrange mas com diferentes graus de 
liberdade. Para um elemento de Hermite existe um grau de liberdade u em cada ponto 
de Lagrange de ordem k, excepto nos pontos adjacentes a um canto de um elemento 
de rede. Existem ainda outros graus de liberdade para as primeiras derivadas da 
função nesses cantos.  
Elementos de bolha 
Os elementos de bolha possuem funções de forma que são nulas nas fronteiras dos 
elementos de rede e atingem o seu valor máximo no meio destes. Existe só uma 
função de forma por elemento de rede e esta é definida pelo polinómio de ordem mais 
baixa e que vale zero nas fronteiras do elemento. 
Elementos rotacionais 
Este tipo de elementos é muito utilizado em problemas de electromagnetismo. Neste 
caso cada elemento de rede possui graus de liberdade que correspondem somente a 
componentes tangenciais do campo electromagnético. 
Elementos descontínuos 
As funções de onda destes elementos são as mesmas que as dos elementos de 
Lagrange, com a diferença que as funções de base são descontínuas entre os 
elementos de rede. 
Elementos de densidade 
As funções de base neste caso são as mesmas que as dos elementos contínuos se os 
elementos de rede não forem curvos. Se os elementos forem curvos, as funções 
definem uma densidade da ordem de grandeza em coordenadas locais.  
Elementos divergentes 
Tal como o caso dos elementos rotacionais estes adequam-se a problemas com um 
campo electromagnético presente. Neste caso os graus de liberdade correspondem a 
componentes normais do campo. 
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   Uma das vantagens do FEM consiste na sua aplicação em geometrias e condições de 
fronteiras irregulares. Quanto mais pequenos forem os elementos maior precisão se 
obtém no resultado final, no entanto o tempo de cálculo é maior. Gerando elementos 
mais pequenos somente nas áreas mais relevantes permite obter resultados 
relativamente precisos com tempos de cálculo aceitáveis [43,51,52]. 
 
3.2 – COMSOL Multiphysics™ 
   Como mencionado anteriormente o COMSOL Multiphysics™ é um software de 
simulação que usa o FEM para resolver simultaneamente várias equações 
comummente usadas em física e engenharia. O nome Multiphysics vem do facto de se 
poder efectuar modelos que permitam observar a ocorrência de diferentes fenómenos 
físicos e a sua interacção numa única simulação. Ao programa principal podem ainda 
ser acrescentados vários módulos respeitantes a diferentes áreas da física e 
engenharia tais como termodinâmica, mecânica ou electromagnetismo. O 
desenvolvimento dos modelos é dividido nas seguintes fases: 
 
Desenho da geometria 
Utiliza-se um ambiente CAD para desenhar o domínio da simulação, isto pode ser feito 
em 2D ou 3D. Polígonos em 2D e sólidos em 3D chamam-se de subdomínios. 
Modelação física 
Esta fase consiste na caracterização física da geometria construída. Isto inclui em 
definir a composição dos subdomínios indicando os parâmetros físicos que os 
constituem ou escolhendo parâmetros referenciados no próprio programa escolhendo 
a partir de uma base de dados de materiais. Depois especificam-se as condições 
fronteiras. Se forem utilizadas equações ou constantes adicionais é possível inseri -las 
no modelo definindo-as como sendo globais ou respeitante a subdomínios, fronteiras 
ou pontos [53].  
Criação da malha 
De forma a resolver numericamente o sistema, é criada, automaticamente, uma malha 
na geometria, sendo possível especificar tipo de células, as suas formas e dimensões 
nos diferentes subdomínios. 
Resolução 
Após definidos os parâmetros de resolução, e se não existirem erros no modelo este 
apresenta os resultados finais na forma escolhida. 
Pós-processamento 
Tendo os resultados finais é possível observá-los de diferentes formas, criar gráficos de 
variáveis específicas ou simplesmente determinar o valor dessas variáveis em pontos 
específicos da geometria, é possível ainda criar animações. 
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O COMSOL Multiphysics™ tem sido aplicado nos mais variados campos, sendo um 
deles o da biofísica, sobre o qual vai estar centrado este trabalho. As simulações foram 
efectuadas usando um processador Pentium Dual-Core T4200 de 2,00 GHz e uma 
memória dinâmica de 4,00 GB. 
 
3.3 – Modelos 
   Devido à sua simplicidade geométrica, o primeiro modelo a ser realizado foi o de um 
lipossoma num meio aquoso irradiado por um sistema de pinças ópticas. A partir deste 
modelo tornou-se possível construir outros mais complexos que permitiram simular 
diferentes sistemas de libertação de medicamentos. Por essa mesma razão a secção 
que se segue será mais extensa do que as restantes visto conter nela uma descrição 
generalizada de como foram usadas as interfaces do COMSOL Multiphysics™ para a 
construção do modelo base a partir do qual outros poderiam construídos. Nas 
restantes secções serão simplesmente apresentadas as alterações de relevância 
relativamente ao modelo original. 
3.3.1 – Lipossomas 
   Como foi mencionado na secção 2.1.1 os lipossomas têm sido amplamente usados 
como sistemas de libertação de medicamentos. Devido às suas reduzidas dimensões é 
comum efectuar a sua manipulação através de pinças ópticas. No entanto, devido ao 
facto de estas serem constituídas por feixes laser focados, o calor induzido na célula 
poderá causar danos irreversíveis nesta mesma. De forma a prevenir esta ocorrência 
torna-se necessário quantificar o aumento de temperatura derivada deste 
aquecimento. O primeiro modelo deste trabalho será, portanto, o de um lipossoma no 
foco de um sistema de pinças ópticas. Alguns estudos efectuados em amostras 
biológicas usando pinças ópticas sugerem que um laser de Nd:YAG de comprimento de 
onda de 1064 nm apresenta maior eficiência na captura de células e organelos sem 
introduzir danos relevantes na sua estrutura [2]. 
   A Fig. 12 apresenta um esquema de um lipossoma irradiado por um feixe laser. 
Considera-se o lipossoma como uma esfera de água e o meio circundante igualmente 
constituído por água. A largura do feixe é descrita pela Eq. (6) e σ0 é a sua largura 
mínima. 
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Fig. 12 – Esquema de um lipossoma irradiado por um feixe laser. σ0 representa a 
largura mínima do feixe. 
 
   Usando o ambiente CAD do COMSOL™ foi desenhado o modelo do lipossoma numa 
geometria axissimétrica com coordenadas cilíndricas; tal como se viu na secção 2.4 
esta convenção geométrica é adequada na modelação de um feixe laser gaussiano. O 
modelo está representado na Fig. 13 tendo o lipossoma um diâmetro de 20 µm. Testes 
preliminares demonstraram que o programa apresenta dificuldades em obter uma 
solução quando as dimensões da área de simulação se aproximam com as do 
lipossoma pelo que essa mesma área foi definida com um largura de 1 mm e altura de 
0,2 mm. Tendo em vista a diferença de ordens de grandeza entre a partícula e a área 
de simulação foi definida uma secção com 50 µm de largura na qual a malha numérica 
pode ser mais refinada do que na extensão restante do domínio de simulação 
reduzindo assim o tempo de simulação. A estas secções da geometria dá-se o nome de 
subdomínio, tal como foi indicado na secção 3.2, e a estes o programa atribui 
automaticamente uma numeração. 
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Fig. 13 – Modelo geométrico de um lipossoma num meio aquoso. A geometria 
utilizada é axissimétrica com coordenadas cilíndricas. A área rectangular na qual se 
encontra o lipossoma foi assim delimitada de modo a obter uma malha numérica mais 
refinada nessa área do que no resto da geometria. O lipossoma possui um diâmetro de 
20 µm e a área de simulação prolonga-se até 1 mm. 
 
   A fase seguinte da construção do modelo consiste em definir as características físicas 
da geometria que foi desenvolvida assim como na introdução de constantes e 
equações que traduzam os fenómenos que vão ser simulados. Quando se desenha a 
geometria é necessário definir qual o módulo específico a utilizar, ou seja, qual a 
equação (ou equações) diferencial que deve ser resolvida, neste caso foi escolhido o 
Heat Transfer Module que resolve a equação de difusão de calor (3). 
   Como se vê na Fig. 13, o lipossoma encontra-se posicionado em z = -100 µm e é 
nessa posição que se pretende colocar o foco do laser (Fig. 12), deste modo introduz-
se um factor de correcção da posição (equivalente à posição inicial) hz = 100 µm na  
Eq. (6) ficando 
 
2
0 2
0
( ) 1
z hz
z

 

 
  
  .
 
(10) 
A intensidade do feixe depende da área irradiada, 
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em que P0 é a potência do feixe laser.  
   Devido ao facto de consideramos, como se vê na Fig. 12, que o feixe se propaga para 
valores negativos de z, temos que fazer uma alteração na equação da fonte de calor 
(2), ficando 
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 . 
(12) 
Para que se tenha uma ideia da distribuição de calor no interior de um lipossoma 
usando a Eq. (12) repare-se na Fig. 14.  
 
Fig. 14 – Variação de calor por unidade de volume num lipossoma de 20 µm de 
diâmetro com dimensão do “spot” 0,8 µm e potência irradiada de 255 mW. 
   As três últimas equações foram introduzidas no programa onde foram definidas 
como Scalar Expressions, ou seja, expressões cujas variáveis são válidas em todos os 
subdomínios da geometria (Fig. 15). 
 
 29 
 
 
Fig. 15 – Scalar Expressions inseridas no COMSOL™. 
 
   O comprimento de onda, a potência do feixe, a largura mínima assim como o 
parâmetro hz referido anteriormente são definidos como constantes (Fig. 16). O 
coeficiente de absorção a foi definido no campo das Subdomain Expressions que são 
expressões cujas variáveis só são válidas no subdomínio que lhes é designado (Fig. 17). 
No exemplo da figura, e para o caso dos lipossomas em que o núcleo é constituído, 
maioritariamente, por água; o valor de a é o mesmo que no meio circundante           
(0,1 cm-1) [2]. No entanto repare-se que a janela da Fig. 17 permite definir valores 
diferentes de a para os diferentes subdomínios. No caso dos lipossomas isto foi útil 
para melhor visualizar o aquecimento quando se realizam testes preliminares do 
modelo, em modelos subsequentes, o coeficiente de absorção será diferente nos 
vários subdomínios. 
 
 
Fig. 16 – Constantes inseridas no COMSOL™. 
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Fig. 17 – Subdomain Expressions inseridas no COMSOL™. No lado esquerdo 
seleccionam-se os subdomínios e a cada um deles inserem-se as equações 
características desses subdomínios, neste caso, o valor do coeficiente de absorção a. 
 
   Definidas as constantes e equações do modelo, devem-se definir as propriedades 
físicas do subdomínio (Fig. 18). Neste menu são definidos os parâmetros que vão 
entrar na equação de difusão que se vê na figura. O programa permite ainda aceder a 
uma base de dados de materiais; ao escolher um deles os campos das suas 
propriedades são automaticamente preenchidos com os parâmetros desse material. 
No separador Init define-se a temperatura inicial em cada subdomínio, em Convection 
é possível incluir o arrefecimento resultante da convecção. No presente trabalho este 
fenómeno não foi considerado. 
   Na Fig. 18 pode-se ver que a água foi seleccionada como o material constituinte do 
subdomínio seleccionado no lado esquerdo do menu (neste caso o subdomínio 1). 
Assim os parâmetros termodinâmicos deste subdomínio são automaticamente 
preenchidos com os valores correspondentes, esses mesmos valores encontram-se na 
Tab. 2. 
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Fig. 18 – Definição das propriedades dos subdomínios no COMSOL™. No lado esquerdo 
são seleccionados os subdomínios. 
 
 
Condutividade Térmica, K 
[W m-1 K-1] 
 
0,597 
Densidade, ρ 
[kg m-3] 
 
1000 
Calor Específico, CP 
[J kg-1 K-1] 
 
4182 
Tab. 2 – Propriedades termodinâmicas da água [54]. 
 
   Para definir as condições de fronteira existem vários tipos de condições inerentes ao 
próprio programa. Na Fig. 19 estão indicados esses tipos tal como foram definidos para 
cada fronteira dos subdomínio e irão ser explicados de seguida: 
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Fig. 19 – Condições de fronteira no modelo do lipossoma. 
 
Insulation/Symmetry – estabelece uma condição de von Neumann, do mesmo modo 
que foi explicado na secção 2.4, mas em que o fluxo de calor através da fronteira é 
definido como sendo nulo. Isto é utilizado quando se pretende que na fronteira não 
existam trocas de calor com o meio ambiente, seja por estarem isoladas termicamente 
ou (como é o caso aqui) por se encontrarem num plano de simetria que foi introduzido 
para reduzir as dimensões do modelo. 
Axial/Symmetry – esta condição é utilizada em geometrias axissimétricas mas do 
ponto de vista matemático é idêntica à condição anterior. 
Continuity – esta condição é, tal como as anteriores, um caso particular de uma 
condição von Neumann em que o fluxo de calor é contínuo na direcção normal à 
fronteira. 
 
   Para que o modelo fosse mais realista seria desejável incluir um subdomínio 
correspondente à membrana lipídica que se situaria em redor da esfera apresentada 
na geometria. No entanto quando comparamos a espessura típica desta membrana 
(cerca de 5 nm [2]) com as dimensões que os lipossomas podem adquirir reparamos 
que existe, para vesículas muito grandes, uma diferença de três ou mais ordens de 
grandeza. Isto apresenta grandes dificuldades a nível computacional pois a rede gerada 
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terá que ter um nível de refinamento muito superior nesse subdomínio quando 
comparada com o restante meio. De forma a resolver problemas deste género existe, 
no programa, um tipo alternativo de condição de fronteira chamado Highly Conductive 
Layer que permite modelar uma fronteira fina composta por um material condutor 
sem que haja necessidade de desenhar uma rede demasiado fina. Quando se escolhe 
esta opção o programa resolve uma variante da Eq. (3) para geometrias finas. Tal como 
para os subdomínios nesta fronteira, é necessário introduzir os parâmetros físicos 
necessários à resolução da equação de difusão. A título de exemplo na Tab. 3 
encontram-se esses parâmetros para a dipalmitoilfosfatidilcolina (DPPC), um 
fosfolípido utilizado regularmente na síntese de bicamadas lipídicas [55,56], estes 
parâmetros podem ser introduzidos no modelo como se vê na Fig. 20. A inserção desta 
componente no nosso modelo poderá, à primeira vista, prever a obtenção de 
resultados mais satisfatórios. No entanto, nem todos os lipossomas são sintetizados a 
partir da DPPC e os parâmetros termodinâmicos de relevância nem sempre se 
encontram facilmente disponíveis. Note-se ainda que a literatura [2,48] considera, 
geralmente, que o modelo mais simplista da esfera de água é satisfatório. 
 
Condutividade Térmica, K 
[W m-1 K-1] 
 
0,25 
Densidade, ρ 
[kg m-3] 
 
1000 
Calor Específico, CP 
[J kg-1 K-1] 
 
4,19 x 10-4 
Tab. 3 – Propriedades termodinâmicas do fosfolípido DPPC. 
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Fig. 20 - Definição das condições de fronteira no COMSOL™. As fronteiras devidamente 
numeradas são seleccionadas no lado esquerdo da janela. A condição Highly 
Conductive Layer está activada para as fronteiras que definem o lipossoma e os 
parâmetros termodinâmicos de uma camada composta por DPPC, assim como a sua  
espessura foram introduzidas. 
 
   Definidas as características físicas do nosso modelo, o passo seguinte foi a geração da 
rede de elementos onde será aplicado o FEM. O COMSOL™ pode criar redes 
automaticamente e permite ainda que o utilizador defina parâmetros como as 
dimensões máximas ou a taxa a que novos elementos são criados, na totalidade do 
domínio ou somente nos subdomínios seleccionados. O critério do presente trabalho 
foi de o construir redes que permitissem a obtenção de resultados satisfatórios dentro 
de um tempo de processamento razoável. Nesse sentido as redes eram construídas, 
primeiramente, de uma forma automática e, se os critérios anteriores não fossem 
atingidos, a rede seria refinada nos subdomínios onde se pretenderia obter resultados 
mais precisos. Depois de gerada a rede, o programa fornece os parâmetros que a 
descrevem em cada subdomínio, nomeadamente, o número de elementos e de pontos 
de rede assim como a qualidade mínima de rede. Na Fig. 21 está representada uma 
secção do modelo com uma rede de elementos triangulares gerada pelo COMSOL™. 
No interior do lipossoma, assim como nas suas imediações, a rede é mais fina de forma 
a que o modelo produza resultados mais precisos. 
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Fig. 21 – Secção do modelo com uma rede de elementos triangulares. Repare-se como 
como a rede é mais fina no interior do lipossoma assim como na área circundante a 
este. 
 
   Com a rede construída o modelo fica assim completo. O passo seguinte consiste em 
verificar se é possível obter resultados semelhantes aos que se obteriam em condições 
experimentais. Para esse estudo, foi usado o trabalho de Liu et al. [2], no qual foi 
medida a variação da temperatura na membrana de lipossomas posicionados no foco 
de um sistema de pinças ópticas, esta medição foi efectuada usando uma técnica de 
fluorescência UV. Os resultados deste trabalho foram então comparados com os 
valores de temperatura obtidos no nosso modelo quando se efectuavam simulações 
em condições semelhantes. 
   Para esse efeito considerou-se uma partícula de 20 µm de diâmetro à temperatura 
ambiente, irradiada por um feixe laser, de comprimento de onda 1064 nm e com uma 
dimensão de “spot” de 0,8 µm, os resultados foram obtidos para várias potências de 
feixe. Foram obtidos resultados para o caso em que se usa a Highly Conductive Layer 
assim como para o caso em que esta característica está desactivada no software. No 
trabalho de referência usou-se para sintetizar os lipossomas a 1,2-diacil-pentadecanol-
glicero-fosfocolina (15-OPC). No entanto, os parâmetros termodinâmicos deste 
composto não são facilmente acessíveis pelo que foi usada a DPPC. A malha numérica 
adequada aos critérios definidos anteriormente continha um número total de 2398 
elementos triangulares lagrangianos e uma qualidade mínima de 0,8094. O “time step” 
original é de 0,001 s e o máximo permitido é de 0,1 s. 
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   Note-se que, tal como foi mencionado na secção 2.1.1, o processo de síntese de 
lipossomas pode originar vários tipos de vesículas nomeadamente vesículas 
multilamelares (VMLs), pelo que foi construído um modelo, em todo semelhante ao 
anterior, mas contendo várias membranas lipídicas concêntricas no interior da esfera 
inicial, espaçadas de 1 µm umas das outras de forma a obter uma VML aproximada da 
realidade (Fig. 3). A Fig. 22 mostra a geometria utilizada. 
 
 
Fig. 22 – Geometria de uma VML desenhada no COMSOL™. 
 
   Cada fronteira foi definida com a condição de Highly Conductive Layer tal como para 
o caso da fronteira exterior. Os resultados foram obtidos para as mesmas condições 
que para as VULs. 
 
3.3.2 – Partículas poliméricas 
   Tal como foi explicado no fundamento teórico a libertação de fármacos a partir de 
partículas poliméricas usando feixes laser é uma área recente cujas aplicações variam 
conforme os materiais que compõe a partícula assim como os requerimentos de cada 
caso clínico. Desta forma, torna-se difícil a construção de um modelo generalista, 
semelhante ao dos lipossomas, pelo que foi construído um modelo baseado num 
exemplo de aplicação específico, ainda não verificado experimentalmente.  
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   O estudo que deu origem ao nosso modelo está documentado na literatura [4] e 
consiste no estudo da libertação prolongada de moléculas de um fármaco contido 
numa matriz polimérica, tirando partido da variação de difusividade de um dado 
composto através dessa mesma matriz causada por uma aumento de temperatura. 
Este aumento terá origem na irradiação do polímero por um feixe laser no campo do 
NIR. O polímero utilizado foi o polimetil-metacrilato (PMMA), vulgarmente chamado 
de acrílico; este material é transparente na zona dos NIR pelo que foi incorporado o 
corante “quaterrylenebis(dicarboximide)” (QBDC) que exibe absorção máxima, para 
comprimentos de onda da radiação incidente na ordem do infravermelho próximo. As 
amostras a estudar consistiam em discos de cerca de 25 mm de diâmetro e 1 mm de 
espessura que eram irradiados, em toda a sua área, por um feixe emitido por um laser 
de díodo com comprimento de onda de 785 nm e uma potência máxima de cerca de   
1 W. O aumento da temperatura foi medido através de espectroscopia de absorção 
tendo sido obtida uma taxa de aquecimento a 3⁰C/s e temperaturas máximas de cerca 
de 80⁰C. 
   No presente trabalho pretende-se estudar o aquecimento acima descrito em 
partículas de dimensões muito pequenas e, particularmente, em determinar as 
condições necessárias para a libertação de determinado fármaco. No acrílico a 
temperatura de transição à qual ocorre essa libertação depende de diversos factores, 
tais como a incorporação de aditivos na matriz polimérica, o fármaco utilizado assim 
com a concentração deste no acrílico. Como exemplo, usou-se a libertação do 
ibuprofeno que ocorre a uma temperatura de cerca de 48⁰C [4]. 
   O modelo para as partículas poliméricas foi criado a partir do modelo dos lipossomas 
devido às semelhanças entre estes dois (esferas no interior de uma solução aquecidas 
por um feixe laser). A geometria é semelhante com a diferença que nos casos a 
estudar as partículas têm dimensões menores que os lipossomas (30 nm a 1 µm) [4]. 
No nosso modelo, a partícula tem um diâmetro de 2 µm. O domínio de simulação é, 
novamente, um rectângulo de dimensões de 1 mm por 0,2 mm. Devido às dimensões 
serem mais reduzidas criou-se uma esfera com um raio de 10 µm e circundante à 
partícula, esta esfera destina-se a definir um subdomínio com elementos de rede de 
menores dimensões tal como foi explicado na secção anterior. 
   O módulo utilizado foi, novamente, o Heat Transfer Module. As equações para o 
feixe laser e a fonte de calor foram as mesmas que para o lipossoma – eqs. (10),(11) e 
(12); mas com uma alteração, repare-se no argumento da exponencial na eq. (12): 
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À medida que a se torna maior vê-se que, no argumento da exponencial e visto as 
dimensões de r serem muito reduzidas, o membro da esquerda cresce muito mais 
depressa que o membro da direita. Quando o comportamento desta função é 
calculado num software de simulação, este faz um arredondamento da diferença entre 
estes dois membros o que quer dizer que, para valores de a muito elevados (no 
COMSOL™ >102), a expressão fica reduzida a 
0
azQ I ae
, 
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o que causava o aparecimento de valores de temperatura muito elevados. Devido a 
este problema considerou-se que, no interior da partícula, a componente segundo z 
poderia ser desprezada, já que as dimensões onde isto acontece são muito reduzidas. 
A expressão para a fonte de calor no interior da partícula fica, então 
 
2
22
0
r
z
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
 . 
(13) 
   As constantes foram mantidas, o coeficiente de absorção foi definido como água no 
meio circundante e na partícula foi introduzido o valor utilizado no trabalho de 
referência [4]: a = 5,05 x 107 cm-1 para um comprimento de onda de 785 nm. Repare-
se que este valor é muito elevado quando comparado com o da água o que justifica o 
uso da eq. (13). 
   O PMMA não está presente na biblioteca de materiais do COMSOL™ pelo que os seus 
parâmetros termodinâmicos foram introduzidos directamente nos campos 
correspondentes (Tab. 4)[4]. 
 
Condutividade Térmica, K 
[W m-1 K-1] 
 
0,1899 
Densidade, ρ 
[kg m-3] 
 
1180 
Calor Específico, CP 
[J kg-1 K-1] 
 
1368 
Tab. 4 - Propriedades termodinâmicas do PMMA [4]. 
 
   Tendo em vista que nos interessa modelar o aquecimento da nossa partícula no 
tecido em que se pretende libertar o ibuprofeno vamos considerar o meio circundante 
como gordura subcutânea [4] cujas propriedades termodinâmicas estão definidas na 
Tab. 5. O coeficiente de absorção para este tecido é de 1,03 cm-1. 
 
Condutividade Térmica, K 
[W m-1 K-1] 
 
0,16 
Densidade, ρ 
[kg m-3] 
 
850 
Calor Específico, CP 
[J kg-1 K-1] 
 
2300 
Tab. 5 - Propriedades termodinâmicas da gordura subcutânea [4]. 
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   As condições de fronteira foram as mesmas que para o lipossoma, visto não existir 
membrana na nanopartícula não se usou a condição de Highly Conductive Layer na sua 
fronteira, ficando esta última com a condição de Continuity. 
   Considerou-se então uma partícula de 1 µm de diâmetro num tecido composto por 
gordura subcutânea irradiada por um feixe laser. A área de irradiação tem um raio de  
1 mm, ou seja a totalidade do domínio do nosso modelo. Após a geração da malha 
obteve-se um número total de 3987 elementos triangulares lagrangianos com uma 
qualidade mínima de 0,7719. A malha foi refinada na partícula e numa esfera de 10 µm 
de diâmetro em seu redor, tendo sido obtidos 76 elementos na primeira e 4042 na 
segunda. A qualidade mínima foi de 0,8904 para a partícula e de 0,8714 para a esfera 
circundante. Repare-se que estes valores são superiores a 0,3 o que corresponde a 
uma precisão aceitável nos resultados. O “time step” original é de 0,001 s e o máximo 
permitido é de 0,1 s. 
 
3.3.3 – Partículas de ouro 
   Tal como foi explicado na secção 2.2.3 a Ressonância Plasmónica de Superfície (RPS), 
resulta na maior absorção da luz e sucessivo aquecimento em partículas microscópicas 
e nanoscópicas de ouro para o NIR e comprimentos de onda próximos. Para além disso 
os efeitos plasmónicos têm sido demonstrados como úteis na manipulação deste 
género de partículas em sistemas de pinças ópticas [25]. Devido às suas características 
muito específicas, o uso de nanopartículas de ouro no campo da libertação de fármaco 
promete a construção de sistemas mais complexos dos que foram apresentados nas 
secções anteriores. O modelo seguinte vai focar num exemplo de uma dessas 
partículas quando irradiada por um feixe laser, com o propósito de ser manipulada. A 
partícula consiste numa esfera de sílica de 240 nm de raio envolvida por uma camada 
de ouro de 35 nm de espessura. A Fig. 23 mostra um esquema dessa partícula. De 
forma a testar o funcionamento do COMSOL™ em dimensões sucessivamente mais 
reduzidas foram testadas esferas de diferentes tamanhos que no modelo final tinham 
a função de definir malhas mais finas para uma maior qualidade dos resultados. 
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Fig. 23 – Modelo geométrico de uma partícula consistindo numa esfera de sílica 
envolvida por uma camada de ouro. As esferas concêntricas em redor da partícula 
servem para refinar a malha de simulação. 
 
   As equações inseridas são as mesmas que nos casos anteriores. Devido ao erro de 
arredondamento mencionado na secção anterior, resultante de coeficientes de 
absorção muito elevados, foi usada a aproximação da equação da fonte de calor (13). 
O comprimento de onda utilizado foi de 585 nm. Para este comprimento de onda e 
usando uma objectiva de microscópio 50 X com uma abertura numérica de 0,45 temos 
um limite de difracção d = 0,793 µm, segundo a Eq. (7). A largura mínima foi definida a 
1 µm o que é superior a este valor. 
   O meio circundante foi definido como água cujos parâmetros termodinâmicos são já 
conhecidos. O coeficiente de absorção para este comprimento de onda é menor do 
que para o caso dos lipossomas, a = 0,001 cm-1 [57]. A Tab. 6 mostra os parâmetros 
termodinâmicos do ouro. Estes estão presentes na base de dados do COMSOL™. O 
coeficiente de absorção para uma partícula como a que acabou de ser descrita foi 
medido experimentalmente para este comprimento de onda como sendo                       
a = 7,26 x 106 cm-1 [58]. 
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Condutividade Térmica, K 
[W m-1 K-1] 
 
317 
Densidade, ρ 
[kg m-3] 
 
1,93 x 104 
Calor Específico, CP 
[J kg-1 K-1] 
 
126 
Tab. 6 – Propriedades termodinâmicas do ouro [59,60,61] 
 
   O dióxido de silício (SiO2), também conhecido por sílica, possui as propriedades 
termodinâmicas apresentadas na Tab. 7, que foram introduzidas no subdomínio 
correspondente. Visto que o ouro é opaco a este comprimento de onda a fonte de 
calor foi mantida a zero nesse subdomínio. O calor é transferido para essa região 
somente através de condução a partir da camada exterior de ouro. 
 
 
Condutividade Térmica, K 
[W m-1 K-1] 
 
1,38 
Densidade, ρ 
[kg m-3] 
 
2200 
Calor Específico, CP 
[J kg-1 K-1] 
 
740 
Tab. 7 – Propriedades termodinâmicas do dióxido de silício 
 
   As condições de fronteira são as mesmas que nos modelos precedentes. A simulação 
foi efectuada à temperatura ambiente (25°C). O número de elementos de malha 
gerados foi de 76 no núcleo de sílica com uma qualidade mínima de 0,3983 e de 54 no 
revestimento de ouro com uma qualidade mínima de 0,4545. A área redor continha 
986 elementos com uma qualidade mínima de 0,3145. Os elementos eram triangulares 
e lagrangianos. O “time step” original é de 0,001 s e o máximo permitido é de 0,1 s. 
Todos estes valores foram obtidos no limite máximo da resolução do modelo tendo em 
vista o computador utilizado. 
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4 – Resultados e discussão 
4.1 – Lipossomas 
Dentro das condições referidas na secção 3.4.1, para uma potência irradiada de        
255 mW e após uma irradiação de 10 s, foram obtidos os gráficos das Fig. 24 e Fig. 25. 
A partir destes resultados foram medidos valores de temperatura à superfície do 
lipossoma para vários instantes que foram comparados com valores equivalentes 
obtidos experimentalmente [2] (Fig. 26 e Fig. 27). A Fig. 28 mostra a relação da 
variação da temperatura com a potência do feixe laser ao fim de um tempo de 
irradiação de 10 s. Os resultados da Fig. 28 assim como os resultantes nesta secção 
têm em consideração a transferência de calor através da membrana do lipossoma. 
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Fig. 24 – Gráfico de cores mostrando a variação de temperatura num lipossoma de    
20 µm de diâmetro em suspensão numa solução aquosa quando irradiado com feixe 
laser com uma potência de 255 mW numa área circular de raio 0,8 µm. Tem-se em 
consideração a transferência de calor através da membrana lipídica. 
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Fig. 25 - Variação de temperatura num lipossoma de 20 µm de diâmetro em suspensão 
numa solução aquosa quando irradiado com feixe laser com uma potência de 255 mW 
numa área de raio 0,8 µm. Tem-se em consideração a transferência de calor através da 
membrana lipídica. 
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Fig. 26 - Variação de temperatura na superfície do lipossoma sem considerar a 
transferência de calor através da membrana lipídica. Comparação com resultados 
experimentais obtidos na literatura [2]. 
 
Fig. 27 – Variação de temperatura na superfície do lipossoma considerando a 
transferência de calor através da membrana lipídica para diferentes potências do feixe 
laser. Comparação com resultados experimentais obtidos na literatura [2]. 
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Fig. 28 – Relação da variação de temperatura com a potência do feixe laser ao fim de 
10 s de irradiação para uma VUL. Comparação com os resultados experimentais [2]. 
 
   Imediatamente se observa que as variações de temperatura obtidas são superiores 
aos resultados experimentais. Isto pode ser explicado devido ao facto de não se 
considerar o efeito de convecção. Repare-se igualmente que a transferência de calor 
através da membrana do lipossoma resulta em valores de temperatura mais elevados 
do que seria de esperar já que esses valores são medidos directamente nessa 
membrana. O facto de se usar a DPPC ao invés da 15-OPC como elemento constituinte 
da membrana também poderá ajudar a explicar a diferença entre os resultados 
obtidos na simulação e os experimentais. 
   No trabalho experimental mencionado [2], as vesículas estudadas tanto seriam 
unilamelares como multilamelares pelo que foram obtidos resultados no nosso 
modelo para uma geometria respeitante a uma VML, considerando a transferência de 
calor através das membranas. Os resultados foram obtidos à superfície da vesícula e 
estão representados na Fig. 29. Repare-se que os valores obtidos são equivalentes aos 
obtidos para as VULs. 
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Fig. 29 - Relação da variação de temperatura com a potência do feixe laser ao fim de 
10 s de irradiação para uma VML. Comparação com os resultados experimentais [2]. 
 
   Como foi mencionado em 2.1.1, a permeabilidade da membrana do lipossoma varia 
quando a fase da bicamada lipídica transita de um estado de gel sólido para o de um 
cristal líquido. Isto pode ser problemático quando se pretende uma cápsula cujo 
interior não entre em contacto com o meio circundante. A Fig. 30 mostra a variação do 
valor máximo de temperatura na membrana do lipossoma com a potência do feixe 
laser após uma irradiação de 10 s. Comparem-se estes valores com os do gráfico da 
Fig. 4. Note-se que as temperaturas atingidas poderão de facto resultar no aumento da 
permeabilidade da membrana. O gráfico da Fig. 4, no entanto, apresenta valores para 
a difusão da água em membranas de DPPC, diferentes fármacos apresentam 
comportamentos diferentes neste e noutros fosfolípidos pelo que esta comparação é 
usada somente como uma referência generalista. A alteração de permeabilidade 
resultante do aumento de temperatura poderá inviabilizar o uso de pinças ópticas a 
potências muito elevadas. Por outro lado, essa mesma alteração pode ser usada na 
libertação controlada do fármaco pelo que o presente modelo, após a inclusão do 
fenómeno da convecção, será útil tanto na determinação dos valores de irradiância 
necessários à libertação de determinados fármacos. 
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Fig. 30 – Variação do valor máximo de temperatura na membrana com a potência do 
feixe nas mesmas condições da Fig. 28. 
 
4.2 – Partículas Poliméricas 
  O aquecimento da partícula polimérica é visível através dos gráficos das Fig. 31, Fig. 
32 e Fig. 33. A variação para o caso em que a partícula está contida numa solução 
aquosa foi medida quando a temperatura inicial era equivalente à temperatura do 
corpo humano (37 ⁰C). A variação da temperatura máxima à superfície da partícula 
com a irradiância do feixe laser está representada no gráfico da Fig. 34. Claramente se 
observa que, nas condições enunciadas, é possível atingir a temperatura de transição 
de fase (Tg = 48 ⁰C) necessária para que ocorra a libertação do fármaco no tecido 
circundante [4]. Repare-se, no entanto, que o referido tecido apresenta, igualmente, 
um aumento de temperatura que poderá ser problemático. Por exemplo, na região 
circundante à partícula, a temperatura atinge, ao fim de 10 segundos, valores 
superiores a 55 ⁰C. Existem várias formas de resolver este problema enunciadas no 
trabalho de referência [4], como revestir a partícula de uma camada isolante. 
 49 
 
  
Fig. 31 - Gráfico de cores mostrando a variação de temperatura numa partícula 
constituída por PMMA de 1 µm de diâmetro num tecido composto por gordura 
subcutânea quando irradiada por um feixe laser com uma irradiância de 7kW/m2 
durante 10 s. 
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Fig. 32 - Variação da temperatura numa partícula constituída por PMMA de 1 µm de 
diâmetro num tecido composto por gordura subcutânea quando irradiada por um 
feixe laser com uma irradiância de 7kW/m2 durante 10 s ao longo da distância radial r. 
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Fig. 33 - Variação da temperatura numa partícula constituída por PMMA de 1 µm de 
diâmetro numa solução aquosa quando irradiada por um feixe laser com uma 
irradiância de 7kW/m2 durante 10 s ao longo da distância radial r. 
 
Fig. 34 – Variação da temperatura máxima na superfície da partícula num tecido 
composto por gordura subcutânea com a irradiância ao fim de 10 s de irradiação. 
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   O modelo aqui considerado não inclui o efeito da perfusão sanguínea que, tal como o 
fenómeno da convecção no caso dos lipossomas, funciona como um moderador de 
calor [4]. É de esperar que num modelo real as temperaturas atingidas sejam mais 
baixas do que as que aqui são apresentadas. Note-se também que a aproximação 
efectuada em (13) induz algumas imprecisões no COMSOL™, nomeadamente no 
cálculo para os primeiros “time step”. 
 
4.3 – Partículas de ouro 
   Nas Fig. 35 e Fig. 36 estão representados gráficos que ilustram o aquecimento de 
uma partícula tal como foi descrita na secção 3.3.3 com um feixe laser de potência 
igual a 30 µW após uma irradiação de 10 segundos. Repare-se que as temperaturas 
atingidas são muito superiores para valores de irradiância mais reduzidos quando 
comparamos com o caso dos lipossomas e das partículas poliméricas. Apesar da 
temperatura variar segundo r no ouro assim como na região circundante, esta 
mantém-se constante no núcleo de sílica segundo essa dimensão. Isto está conforme 
ao que seria de esperar visto que o calor é transferido para essa região unicamente por 
condução na interface ouro/sílica e o facto de essa transferência ocorrer de forma 
uniforme ao longo da circunferência que delineia a referida interface. A variação da 
temperatura com o tempo de irradiação no centro da partícula (no núcleo de sílica) 
está representada na Fig. 37. 
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Fig. 35 – Gráfico de cores mostrando a variação de temperatura numa partícula 
composta por um núcleo de sílica revestido por uma camada de ouro no foco de um 
sistema de pinças ópticas com uma largura mínima de feixe de 1 µm. O feixe tem uma 
potência de 30 µW e comprimento de onda de 580 nm após uma irradiação de 10s. 
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Fig. 36 – Variação da temperatura numa partícula composta por um núcleo de sílica 
revestido por uma camada de ouro no foco de um sistema de pinças ópticas com uma 
largura mínima de feixe de 1 µm. O feixe tem uma potência de 30 µW e comprimento 
de onda de 580 nm após uma irradiação de 10 s. 
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Fig. 37 – Variação da temperatura no centro da partícula nas mesmas condições das 
figuras anteriores. 
 
Fig. 38 – Variação da temperatura máxima à superfície da partícula nas condições das 
figuras anteriores 
 56 
 
 
   A Fig. 38 mostra a variação da temperatura máxima à superfície da partícula nas 
condições das figuras anteriores. Repare-se que para a manipulação deste género de 
partículas torna-se necessário utilizar potências de feixe mais reduzidas do que nos 
casos dos lipossomas ou das partículas poliméricas. Apesar disso a literatura descreve 
casos em que potências da ordem de grandeza aqui apresentada são suficientes para 
induzir forças de origem óptica em esferas de ouro de dimensões como as do nosso 
modelo. Por outro lado, os níveis de temperatura resultantes do aquecimento de 
nanopartículas de ouro podem ser utilizados para efectuar alterações físicas e 
químicas em sistemas sucessivamente mais complexos e eficientes no campo da 
libertação por radiação laser. 
   O modelo que acaba de ser apresentado está sujeito aos mesmos problemas dos 
modelos das secções anteriores no que diz respeito à não inclusão do fenómeno da 
convecção e da aproximação efectuada na Eq. (13). 
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5 – Conclusão 
   No trabalho aqui apresentado foram construídos modelos do aquecimento por 
radiação laser para três tipos diferentes de nanopartículas usadas como sistemas de 
libertação de medicamentos: lipossomas, partículas poliméricas e esferas de sílica 
revestidas de ouro. Estes três exemplos serviram para testar o conceito geral que 
consistia num modelo geral que pudesse ser adaptado a diferentes aplicações 
específicas. 
    Os resultados para o lipossoma suspenso no foco de um sistema de pinças ópticas, 
foram comparados com valores obtidos experimentalmente para uma partícula 
semelhante ao modelo e nas mesmas condições físicas. Obtiveram-se variações de 
temperatura superiores a 5 ⁰C. Apesar de alguma divergência para com os valores 
experimentais, os resultados obtidos no nosso modelo são os esperados tendo em 
vista os princípios físicos envolvidos e as aproximações que foram efectuadas. Viu-se 
igualmente que a variação de temperatura para uma VUL não difere muito de uma 
VML e também que a permeabilidade da vesícula poderá sofrer alterações devido a 
esse aumento de temperatura. 
   No caso das partículas poliméricas, o modelo correspondia à aplicação, ainda não 
testada experimentalmente, de uma esfera de acrílico de 1 µm com um corante 
embebido e que, a uma dada temperatura, libertaria ibuprofeno num tecido de 
gordura subcutânea. A simulação efectuada mostrou que é possível atingir a 
temperatura de transição de fase para esta libertação (Tg = 48 ⁰C). No entanto 
observou-se que o calor proveniente do aquecimento da partícula resultaria em 
valores de temperatura elevados nos tecidos circundantes o que poderá resultar em 
danos no organismo hospedeiro, principalmente se forem usadas mais do que uma 
partícula. 
   O fenómeno da RPS que ocorre em nanopartículas de ouro foi considerado na 
elaboração do último modelo deste trabalho consistindo numa esfera de sílica 
revestida por uma camada de ouro no foco de um sistema de pinças ópticas. Deste 
modo as temperaturas atingidas para uma potência de 30 µW chegaram atingir os     
70 ⁰C. O modelo demonstrou correctamente o elevado aquecimento das 
nanopartículas de ouro assim como o facto de a temperatura se manter constante  no 
interior do núcleo de sílica. 
   Em todo este trabalho a abordagem física foi na sua essência clássica visto que a 
inclusão da RPS era efectuado pela inserção de parâmetros obtidos empiricamente. 
Apesar disso os fenómenos enunciados nomeadamente a aproximação gaussiana do 
feixe laser e a equação de difusão foram demonstrados como sendo capazes de 
satisfazerem os requerimentos de um modelo teórico para o aquecimento de 
nanopartículas por laser. O modelo apresentado poderá então ser expandido de forma 
a incluir fenómenos quânticos, termo-mecânicos e mesmo químicos graças às 
características do COMSOL™. Partiu-se do princípio que as discrepâncias observadas 
relativamente a resultados experimentais obtidos na literatura devem-se, em parte, à 
não inclusão nos nossos modelos destes fenómenos. Note-se igualmente que a 
imprecisão dos parâmetros termodinâmicos poderá contribuir para uma redução da 
qualidade dos resultados. 
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   O método dos elementos finitos mostrou-se apropriado devido ao facto de se poder 
alterar a malha numérica localmente tendo em vista a geometria onde decorria a 
simulação. Apesar disto, erros encontrados demonstram que é necessário um trabalho 
cuidadoso na alteração das equações utilizadas e a utilização de diferentes tipos de 
elementos para além dos lagrangianos de forma a se obter resultados mais fiáveis.  
   Surgiram, inevitavelmente, problemas de falta de capacidade computacional 
(principalmente de memória de processamento) para a resolução dos modelos devido, 
principalmente, a serem considerados níveis de energia muito elevados em geometrias 
de dimensões muito reduzida. A solução para isto passará em obter meios 
computacionais mais poderosos ou na eventual construção de modelos devidamente 
escalados. 
   Os modelos que aqui foram apresentados são ilustrativos da possibilidade de se 
simular, a partir de princípios físicos conhecidos, o aquecimento de células e 
nanopartículas por radiação laser tendo em vista a sua manipulação não invasiva ou a 
libertação de substâncias nelas contidas. Trabalhos futuros visarão a resolução dos 
problemas acima mencionados assim como a inclusão de outros fenómenos relevantes 
Estes modelos são complementados com resultados obtidos experimentalmente e 
constituem um ponto de partida no desenvolvimento de uma nova abordagem de 
desenho de novos sistemas de libertação de fármacos.  
   No contexto deste trabalho, um poster visando o aquecimento de lipossomas foi 
exibido no 1º Simpósio Nacional de Nanociência e Nanotecnologia Biomédica na 
Universidade Lusófona de Lisboa em Maio 2011 e dois artigos estão na fase de 
preparação. 
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